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ABSTRAKT
Bakalárska práca sa zaoberá preštudovaním základných princípov magnetickej rezonan-
cie, difúzie, meracích sekvencií určených prevažne na meranie difúznych obrazov. Hlavná
časť je zameraná na skúmanie jednotlivých artefaktov, ich účinkov na difúzne vážené
obrazy a ich korekciu. V experimentálnej časti sú popísané tri testované metódy zní-
ženia chyby pri určovaní difúzneho koeficientu, a to metóda vyhodnotenia z dvoch ob-
razov, z troch obrazov a metóda aproximácie difúzne vážených obrazov. Metódy sa
testovali na izotropnom vzorku, kde sa korigovala nehomogenita magnetického poľa
a vírivé prúdy. Získané výsledky z experimentálneho merania a ich vyhodnotenie sú po-
rovnané a je diskutovaná najvhodnejšia „post-procesingová“ varianta meraných difúzne
vážených obrazov.
KĽÚČOVÉ SLOVÁ
magnetická rezonancia, difúzia, difúzne vážené obrazy, artefakty, korekcia artefaktov,
gradient
ABSTRACT
Bachelor’s thesis deals with study into the basic principles of magnetic resonance diffusion
measurement sequences designed primarily to measure the diffusion images. The main
section focuses on the exploration of artifacts, their effects on diffusion-weighted images
and their correction. In the experimental section describes the three tested methods of re-
ducing errors in determining the diffusion coefficient, and the method of evaluation of
the two images, three images and diffusion-weighted method for approximating images.
Methods were tested for isotropic sample where the corrected magnetic field inhomoge-
nity, and eddy currents. The results of experimental measurements and their evaluation
are compared and discussed the most appropriate variant postprocessing of the measured
diffusion-weighted images.
KEYWORDS
magnetic resonance, diffusion, diffusion-weighted images, artifacts, correction of arti-
facts, gradient
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ÚVOD
Magnetická rezonancia má široké spektrum využitia. Využíva sa v medicíne,
najmä pri zobrazovaní mozgu, štruktúry veľkých kĺbov alebo na odhalenie nádorov
vzniknutých pri rakovine. Využitie má však aj v iných odvetviach na zobrazovanie
štruktúr látok.
V magnetickej rezonancii dochádza k množstvu artefaktov. Artefakty sa nazývajú
všetky nepriaznivé javy, ktoré narušujú obraz. Je ich množstvo a každý artefakt
poškodzuje obrazy inak. Pri niektorých druhoch dochádza k trvalému poškodeniu,
takže obraz sa opraviť nedá, iné sú opraviteľné „pre-procesingom“ alebo „post-
procesingom“. Dokonca sú aj také artefakty, ktoré sa nachádzajú v štruktúrach
magnetickej rezonancie, ale nijako výrazne nepoškodzujú obraz.
Artefakty môžu byť spôsobené zlým nastavením prístrojov, výberom nesprávnej
sekvencie, ďalšie sú súčasťou použitej sekvencie, alebo sú spôsobené aj samotným
skúmaným objektom, napr. pohyb objektu alebo jeho chemické vlastnosti.
Korekcia artefaktov môže byť z časového hľadiska rozdelená na dve časti „pre-
procesing“ a „post-procesing“. Pri „pre-procesingu“ sa upravuje magnetická rezo-
nancia pred meraním, úpravou gradientov, fixáciou objektu, nastavením parametrov
a pod. Pod „post-procesing“ spadá všetka úprava získaných dát po meraní. V tejto
práci sa zaoberám „post-procesingom“.
Práca je rozdelená do piatich kapitol. Prvá kapitola v sebe zahŕňa popis všeobec-
ného princípu magnetickej rezonancie. Druhá kapitola sa zaoberá difúziou
a jej meraním. V tretej kapitole sú opísané druhy artefaktov, ich vznik a korek-
cia. V štvrtej kapitole sa pojednáva o experimente „post-procesingovej“ korekcie
artefaktov, ide o kompenzáciu artefaktov z výpočtu dvoch alebo troch obrazov, čím
sa predpokladá, že by sme mali dostať presnejšie výsledky určenia difuzivity. Táto
kapitola obsahuje ďalšiu možnosť, ktorou je aproximácia difúzne vážených obrazov,
kedy aproximujeme viac obrazov a z nich určíme difúzny koeficient. V piatej kapitole
sú len okrajové informácie o filtrácii.
1
1 MAGNETICKÁ REZONANCIA
Nukleárna magnetická rezonancia sa označuje skratkou NMR. Už z názvu mô-
žeme odvodiť, že sa jedná o správanie atómových jadier vo vonkajšom magnetickom
poli. NMR má zastúpenie hlavne v biológii a chémii. Pomocou NMR sme schopní
analyzovať štruktúru molekúl. NMR je v biológii lepšie využiteľná ako rentgen.
Správnym poradím snímkov, ktoré sa snímajú v jednotlivých rezoch tela, môžeme
vytvoriť 3D obraz. Oproti rentgenu nemá NMR zatiaľ žiadne známe škodlivé účinky
na telo, ani pri opakovanom vyšetrení. Veľkou nevýhodou je však zdĺhavosť vyšet-
renia.
1.1 Princíp NMR
Jadrá sú zložené z protónov a neutrónov. Protóny a neutróny majú svoj ur-
čitý vlastný pohyb - tzv. spin. Ide o pohyb, kedy bez prítomnosti vonkajšieho mag-
netického poľa častice rotujú okolo svojej vlastnej osy. Týmto pohybom získavajú
magnetický moment a môžeme ich brať ako dipóly.
Privedením vonkajšieho magnetického poľa sa tieto dipóly začnú natáčať podľa
smeru pôsobenia magnetického poľa. Väčšina dipólov sa natočí v smere a zostatok
proti smeru pôsobenia magnetického poľa. Ide o dve energetické hladiny, kedy nato-
čenie v smere má menšiu energiu a proti smeru väčšiu. Po natočení častíc ich rotačná
os začne tiež mierne rotovať okolo smeru pôsobenia magnetického poľa (obr. 1.1).
Tento pohyb sa nazýva precesný pohyb, ktorý má svoju vlastnú frekvenciu. Táto
frekvencia sa nazýva Larmorova frekvencia a je závislá na vonkajšom magnetickom
poli.
Natočením dipólu vznikne vektor magnetizácie M, ktorý je súhlasný so smerom
magnetického poľa. V súradnom systéme uvažujme, že smer magnetického poľa je
súhlasný s osou z. Ak chceme zmerať vektor magnetizácie M, musíme ho vychýliť
z osy z do roviny xy, kde je zmeraný prijímacou cievkou. To sa robí použitím RF
pulzov (rádiofrekvenčných). Aby došlo k predaniu energie precesujúcim časticiam,
musia byť častice v rezonancii. Rezonanciu dosiahneme, ak frekvencia RF pulzov sa
bude rovnať Larmorovej frekvencii.
Zmena vektoru magnetizácieM sa prejaví rotovaním ôs x a y s Larmorovou frek-
venciou okolo osy z. Potom sa výsledný vektor magnetizácieM javí ako „sklápanie“
medzi rovinou xy a osou z. Uhol sklopenia závisí na veľkosti RF pulzu.
V rovine xy je umiestnená cievka a po preklopení výsledného vektoru magne-
tizácie M RF pulzom sa v tejto cievke indukuje napätie. Toto napätie meriame
a je závislé na type tkaniva a jeho polohe z hľadiska meraného objektu. Na základe
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Obr. 1.1: Precesný pohyb [1]
tohto merania získame signál. Z intenzít takéhoto signálu dostávame obraz.
Potom, čo prestane pôsobiť RF pulz dochádza k relaxácii. To znamená, že vektor
magnetizácie znovu nadobúda svoju veľkosť v smere osy z [2], [3].
3
2 DIFÚZIA
2.1 Úvod do difúzie
Difúziou rozumieme náhodný translačný pohyb častíc alebo molekúl. Častice sa
presúvajú z miest s nižšou koncentráciou do miest s vyššou koncentráciou. Výsledkom
je vyváženie koncentrácie oboch miest. Difúzia je teda závislá od koncentrácie alebo
teploty. V každej látke sa častice pohybujú inak, túto vlastnosť popisuje difúzny
koeficient, ktorý je pre každú látku rôzny [3].
Náhodný teplotný pohyb jadier v magnetickom poli spôsobuje fázový posun ich
transverzálnej magnetizácie oproti vektorom magnetizácie nepohybujúcich sa jadier.
Na tomto princípe sú založené metódy magnetickej rezonancie pre meranie difúznych
koeficientov. V týchto metódach sa rozlišujú tri časové oblasti. V prvej, príprav-
nej časti, dochádza pôsobením gradientných pulzov k rozfázovaniu jadier skúmanej
vzorky. V druhej časovej oblasti jadrá voľne relaxujú a dochádza k difúzii. Difun-
dujúce jadrá sa dostávajú do inej priestorovej polohy. V poslednej časovej oblasti sa
vektory magnetizácie jadier pôsobením gradientných pulzov sfázujú. Ak sa sfázujú
všetky vektory excitovaných jadier, bude snímaný MR signál maximálny. To zna-
mená, že nedošlo k zmene polohy jadier. Ak jadrá behom relaxačnej časovej oblasti
zmenia polohu, bude snímaný signál slabší, pretože nedôjde k sfázovaniu všetkých
vektorov magnetizácie [1], [4].
2.2 Meranie difúzie
2.2.1 Metóda Spin echo (SE)
Táto metóda je založená na aplikácii dvoch RF pulzov. Tieto pulzy rozdeľujú
metódu na dve časti, takže aj čas echa 𝑇E je rozdelený. V prvej časti aplikujeme
90° RF pulz, aby sme rozfázovali všetky jadrá. Po aplikovaní tohto pulzu sa vek-
tory magnetizácie preklopia do roviny xy, kde precesujú až do uplynutia času prvej
polovice 𝑇E/2. V druhej časti použijeme po uplynutí času 𝑇E/2 180° RF pulz, čím
preklopíme rozfázované jadrá o 180° a tým ich sfázujeme a získame maximálny sig-
nál. Priebeh rozfázovania a sfázovania vektorov magnetizácie je na obr. 2.1. Tento
signál je potom detekovaný cievkami a dostávame priebeh známy ako spin echo. Pre
získanie silnejšieho signálu môžeme 180° RF pulz použiť aj viackrát [1], [4].
V obr.2.1 vidíme, ako sa pri prvom RF pulze preklopí vektor magnetizácie do osy
x (časť A a B). Následne sa vektor magnetizácie začne rozfázovávať (časť C) do prí-
chodu 180°stupňovéhu impulzu, kedy sa rozfázované vektory preklopia o 180° (časť
4
Obr. 2.1: Priebeh „preklopenia“, rozfázovania a sfázovania vektoru magnetizácieM
pri použití metódy Spin echo [5]
D) a tým sa začnú sfázovávať (čast E). Nakoniec pri sfázovaní vektorov dostávame
signál nazývaný echo (časť F).
Pri meraní difúzie pridáme do tejto metódy ešte dva pravouhlé pulzy, ktoré
nazývame difúzne gradienty, ich šírka je 𝜎, výška +G alebo -G (záleží od polarity
gradientu) a perióda Δ. Každý gradient je použitý za jednotlivým RF pulzom. Prvý
gradient mení fázu jadier a tým transformuje priestorové súradnice na frekvenčné, čo
vplyvom difúzie zmení polohu jadier. Druhý gradient spôsobí rovnakú fázovú zmenu.
Ak sú jadrá v kľude, tak budú sfázované a dostaneme signál. Ak jadrá zmenia polohu,
nebudú vo fáze a poklesne intenzita signálu, z ktorej môžeme vypočítať difúzny
koeficient D [4].
Obr. 2.2: Spin Echo s gradientom [6]
Matematicky vyjadrená zmena uhlovej frekvencie pozdĺž súradnice r [3]:
Δ𝜔 = −𝛾 · [𝐵0 +G(𝑟) · r] , (2.1)
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Δ𝜔 · d𝑡′ = 𝛾
∫︁ 𝑡
0
G(𝑡′) · r(𝑡′) d𝑡′. (2.2)
Pokiaľ sa spiny pohybujú vplyvom difúzie náhodne, možno považovať rozloženie fázy
za Gaussovské a útlm signálu popíšeme jednoduchou exponenciálnou rovnicou [3]:
𝑆 = 𝑆0 · 𝑒(−𝜑2) = 𝑆0 · 𝑒(−𝑏𝐷), (2.3)
kde 𝑆0 je signál bez difúzie (napr. zmeraná sekvenciou bez gradientov) [3]. Konštanta
b (tzv. b-faktor) udáva citlivosť sekvencie vo vzťahu k difúzii a je daná integrálom
[3]:
𝑏 = (2𝜋)2 ·
∫︁ 𝑇E
0






Ak je gradient funkciou iba jedného smeru, môžeme rovnice 2.4 a 2.5 zjednodušiť









2.2.2 Metóda Gradient echo (GE)
Gradient echo používa gradientné magnetické polia. Tieto polia sa aplikujú po-
mocou gradientu a sú celkom slabé oproti 𝐵0. Ich dôležitá vlastnosť je rovnobežnosť
s magnetickým poľom 𝐵0 a lineárna zmena magnetickej indukcie týchto polí v pries-
tore. Gradientné polia v priestore označujeme𝐺𝑥,𝐺𝑦 a𝐺𝑧, pričom ich index označuje
umiestnenie v súradnom systéme. Pre závislosť gradientných polí od priestorových
súradníc platí:
𝐺𝑥(𝑥, 𝑦, 𝑧) = 𝐺𝑥(𝑥) = 𝑔𝑥 · 𝑥, (2.7)
𝐺𝑦(𝑥, 𝑦, 𝑧) = 𝐺𝑦(𝑦) = 𝑔𝑦 · 𝑦, (2.8)
𝐺𝑧(𝑥, 𝑦, 𝑧) = 𝐺𝑧(𝑧) = 𝑔𝑧 · 𝑧. (2.9)
Parameter g vyjadruje rýchlosť zmeny gradientného poľa [4].
Gradient echo začína podobne ako Spin Echo RF pulzom, ktorý má v podstate
rovnakú úlohu ako v SE a vznikne FID signál. RF pulz však nie je 90° ale 10-30°.
RF pulz s menším uhlom sa použije, aby nevymizla celá longitiduálna magneti-
zácia, a tým zostane aj pre ďaľšie gradientné pulzy bez potreby opätovného pou-
žita RF pulzu. Po RF pulze nasleduje záporný gradient, ktorý zvýši nehomogenitu,
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v dôsledku čoho rozfázuje jednotlivé spiny, a tým zanikne FID signál (signál voľnej
precesie). Za týmto gradientom nasleduje ďaľší gradient, ale s opačnou polaritou
a väčšou silou. Opačná polarita gradientu spôsobí sfázovanie spinov. Ihneď po sfá-
zovaní nastáva opäť rozfázovanie. Teraz vzniká signál nazývaný gradient echo(viď
obr. 2.3).
Obr. 2.3: Priebeh rozfázovania a sfázovania pri GE [7]
Ak máme sklápací uhol RF pulzu menší ako 90°, potom gradient echo vypočí-
tame:



















kde 𝑀0 je intenzita signálu bez difúzie, 𝑇E je čas echa, 𝑇 *2 je relaxačná doba a 𝑇R je
opakovacia doba. Ak je sklápací uhol Θ=90°, tak pre veľkosť magnetizácie platí:











V prípade veľmi malého sklápacieho uhla Θ .= 0, zo vzťahu 2.10 dostávame:
























2.3.1 Vlastnosti difúzneho tenzora
Správanie molekúl je adekvátne s ADC1 (Apparent Diffusion Coeficient), závis-
lom na smere, v ktorom je merané, takže ADC nebude komplexný model pre určenie
správania molekúl vody v tkanivách. Lepším a komplexnejším modelom charakteri-
zujúcim difúzne rozloženie vo všetkých smeroch rovnako je difúzny tenzor. Difúzny







Diagonálne elementy korešpondujú s ich ortogonálnymi osami, zatiaľ čo nediagonálne
elementy korešpondujú s koreláciou rozloženia medzi týmito osami. Napr. koeficient
𝐷𝑥𝑦 odpovedá rozloženiu pozdĺž x a y osy. Nie je to len difúzny koeficient meraný
gradientmi pozdĺž osy x a y. V anizotropickom médiu sú osy najväčšej difuzivity
orientované 45° k obom osám. Difuzivita pozdĺž osy x zodpovedá amplitúde, difuzi-
vita v ose y a rozloženie pozdĺž osy x dokonale koreluje s rozložením v ose y. Táto
korelácia zodpovedá nenulovej hodnote 𝐷𝑥𝑦. Teraz uvažujme miernu rotáciu osy y
v mieste s najväčšou difuzivitou. Rozloženie pozdĺž osy x a y bude čoraz menej
korelovať a hodnota 𝐷𝑥𝑦 sa bude zmenšovať. Pri dokonalej zhode osy y s miestom
najväčšej difuzivity je koeficient 𝐷𝑥𝑦 nulový. Tento koeficient môže nadobúdať aj zá-
porné hodnoty a ADC v tomto smere (čiže 𝐴𝐷𝐶𝑥𝑦) nemôže nadobudnúť ani nulovú
ani zápornú hodnotu [2].
Difúznym tenzorom sa sníma najmä oblasť mozgu. Veľkou výhodou je možná
traktografia, čo znamená získanie nielen nervových vlákien, ale aj cievnu sieť. Ne-
výhodou je veľká náchylnosť na artefakty.
2.3.2 Elipsoid difúzneho tenzora
Difúzny tenzor sa dá graficky vyjadriť ako elipsoid. Pridaním atramentu do kocky
naplnenej vodou sa atrament vyformuje do guľe, pretože voda je izotropný materiál
a difúzia tiež prebieha izotropne. V anizotropickom médiu, ak pridáme kvapku at-
ramentu, tak bude difundovať pozdĺž hlavnej osy anizotropie. Takže rozloženie už
nebude guľové ale elipsoidné [2].
1aparentný - zrejmý difúzny koeficient hovorí o závislosti difúzneho koeficientu na iných fakto-
roch ako je primárny molekulárny pohyb
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Takže difúzny tenzor považujeme za elipsoid, v ktorom povrch reprezentuje
vzdialenosť difúzie molekúl. Difúzny tenzor má formu vnútorného referenčného rám-
ca, ktorý sa nazýva vlastný systém. Smer hlavnej osy elipsoidu je daný vlastným
vektorom a dĺžka osy predstavuje vzdialenosť difúzie v čase t (viď obr. 2.4) [2].
Obr. 2.4: Schéma elipsoidu difúzneho tenzora [2]
Obr. 2.5: Tvary elipsoidov a im zodpovedajúce matice [2]
V obr. 2.5 v častiach a) a b) vidíme, že tenzor sa nachádza v izotropickom pro-
stredí a jeho diagonálne hodnoty sú zhodné, takže tenzor má tvar gule. V c) a d) je
tenzor v anizotropickom prostredí a diagonálne elementy 𝐷𝑦𝑦, 𝐷𝑧𝑧 sa líšia od 𝐷𝑥𝑥 a
tenzor má tvar elipsy. Ak pozrieme na časť e) a porovnáme ich s c) a d) je vidno, že
čím nižšie diagonálne hodnoty máme, tým je menšia šírka elipsy tenzoru. Časti e)
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a f) majú rovnaké vlastné hodnoty, no u f) už nediagonálne elementy nie sú nulové,
čo spôsobuje natočenie elispoidu.
Vlastný systém
Keď všetky tri nediagonálne elementy sú nulové, tak to znamená, že tenzor je
zhodný s hlavnou osou meracieho rámca, pretože tam nie sú korelácie medzi rozlože-
niami v ortogonálnych smeroch. Elementy diagonály zodpovedajú vlastným hodno-
tám. Tri vlastné hodnoty zodpovedajú trom difuzivitám pozdĺž hlavnej osy difúzneho
tenzora. Orientácia hlavnej osy je daná tromi vlastnými vektormi (𝜖1 , 𝜖2 a 𝜖3). Orien-
tácia tenzora je braná paralélne s hlavným vlastným vektorom 𝜖1, ktorý je zhodný
s najväčšou vlastnou hodnotou. Hlavný vlastný vektor je nelineárny s dominantnou
orientáciou vlákna vo voxele. Je dôležité poznamenať, že 𝜖2 a 𝜖3 neprirodzene ležia
v rovine 𝜖1. Tieto dva vektory neposkytujú použiteľné informácie o orientácii ďaľších
vlákien [2].
2.4 Difúzne vážené obrazy
V difúzne vážených obrazoch, každý obrazový bod predstavuje hodnotu difúzne-




kde S vyjadruje obraz meraný gradientom a 𝑆0 obraz meraný bez gradientu. Pre vy-
tvorenie 2D obrazu použijeme MR tomograf pre meranie 2D matice intenzít S a 2D
matice intenzít 𝑆0. Použitím vzťahu 2.14 dostaneme difúzne vážený obraz každého
obrazového bodu matice [8].
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3 ARTEFAKTY
Artefakty sú nežiaduce javy, ktoré spôsobujú poškodenie obrazov. Niektoré arte-
fakty môžeme eliminovať a snažiť sa im vyhnúť, iné sa eliminovať nedajú. V mojej
práci som sa zameral na artefakty, ktoré sa dajú eliminovať a čiastočne opraviť.
3.1 Vznik a účinky virivých prúdov
Vírivé prúdy sa nachádzajú priamo v štruktúrach NMR, preto je ťažké ich dete-
kovať a opraviť. Sú však prípady, kedy sa samé vyrušia a nedostanú sa do štruktúr
NMR. V tejto časti si vysvetlíme vznik a účinky vírivých prúdov 3.1.1 a taktiež aj
ich korekciu 3.1.2.
3.1.1 Vznik vírivých prúdov
Veľké a rýchle zmeny magnetického poľa, ktoré generujú gradienty počas pulz-
nej sekvencie, indukujú vírivé prúdy. Tieto vírivé prúdy sa dostávajú do vodivých
štruktúr MRI a spôsobujú nežiaduce účinky. Za normálnych okolností vírivé prúdy
nepredstavujú problém, pretože gradienty sú použité veľmi krátko. Inými slovami
nábežná a dobežná hrana gradientu sú v čase veľmi blízko seba a tým pádom sa
vírivé prúdy vyrušia [8].
Avšak napr. pri skúmaní mozgu potrebujeme vyššie b-faktory, ktoré takýmito
gradientami nedostaneme. Pre dosiahnutie vyšších b-faktorov musíme použiť širšie
pulzy gradientov. Pri použití širších pulzov už vírivé prúdy nemajú tendenciu sa
vyrušiť a dostávajú sa do vodivých štruktúr MRI [8].
Vírivé prúdy spôsobujú dva rušivé účinky:
1. Skutočný gradient magnetického poľa sa líši od požadovaného, takže spôsobuje
rozdiel medzi skutočnou a požadovanou maticou b-faktoru a prejaví sa zmenou
intenzity obrazu. Tak v DWI a DTI sú generované chyby vo veľkosti difúzneho
koeficientu, naviac pri DTI dochádza k chybnému načítaniu z elipsoidu [8].
2. Vzhľadom k princípu vírivých prúdov dochádza k chybám v čítaní obrazových
intenzít, takže je spôsobené geometrické skreslenie DWI a DTI.
Pri geometrickom skreslení vírivé prúdy vo fázovo-kódovanom smere vedú k prekladu
voxelu, čo je závislé na pozícii gradientu v tomto smere. Tým vlastne obraz bude
stiahnutý alebo roztiahnutý. Rušenie sa líši použitím difúzneho kódovania, kedy
dôjde k chybnej registrácii po sebe idúcich obrazov. Na okraji mozgu sa difúzny
signál rýchlo mení so smerom kódovania gradientu, a tak sa môže zdať, že signál je
anizotropný. Takže okraj anizitropie je vlastnosťou vírivých prúdov pozdĺž fázovo-
kódovaného smeru. Tento artefakt je výrazný na okraji mozgu, pretože voxely sú
11
niekedy obsadené mozgovým tkanivom, niekedy kosťou a niekedy vzduchom, a tak
nastávajú rozdiely v intenzite signálu (viď obr. 3.1) [9].
Obr. 3.1: Vysoká anizotropia spôsobujúca geometrické skreslenie mozgu [9]
3.1.2 Korekcia vírivých prúdov
Pre korekciu vírivých prúdov môžeme použiť niektoré z metód „post-procesingu“
alebo „pre-procesingu“. Rozdiel medzi „pre-procesingom“ a „post-procesingom“
je v spracovaní dát. V „pre-procesingu“ pred meraním upravíme meracie metódy
a v „post-postprocesingu“ manipulujeme so získanými dátami. Získané dáta napr.
filtrujeme.
Korekcia pri „pre-procesingu“ spočíva v úprave meracej metódy, ktorá používa
gradienty. Keď použijeme pravouhlé gradienty, vplyvom rýchlej zmeny magnetického
poľa sa najviac indukujú vírivé prúdy. Preto sa vyhýbame používaním takýchto pul-
zov a gradientné metódy modifikujeme. Účinky vírivých prúdov eliminujeme použi-
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tím lichobežníkových alebo sínusových gradientných pulzov. Pri postupnom náraste
zmeny magnetického poľa sa vírivé prúdy indukujú oveľa menej ako pri pravouhlých
pulzoch. Z tohto dôvodu ako modifikáciu gradientných metód použijeme sínusové
alebo lichobežníkové pulzy (viď obr. 3.2).
Obr. 3.2: a) Gradient echo s lichobežníkovými a sínusovými pulzmi, b) Spin Echo
s použitými lichobežníkovými a sínusovými pulzmi [10]
Za predpokladu, že dĺžka času impulzov je konštantná, potom je možné použiť
jednoduché metódy na spracovanie obrazu (použitie rez po reze globálnej afínnej
transformácie). Napríklad preložením difúzne vážených obrazov do nedifúzne váže-
ných obrazov, čím opravíme osy jednotlivých rezov. Skreslenia vyvolané z fázovo-
kódovaných ôs vírivých prúdov môžeme opraviť zmrštením alebo roztiahnutím fázovo-
kódovanej osy (záleží či je skreslený obraz stiahnutý alebo natiahnutý). Bežnou pra-
xou sa stalo používanie registračných balíčkov pre opravu skreslení vírivými prúdmi.
Spočívajú v použití jednoduchej globálnej afínnej transformácie1 a zvlnením každého
difúzne váženého objemu do nedifúzne váženého obrazu. Pri použití globálnej afínnej
transformácie môžu nastať aj iné chyby [9].
Jednou z chýb je, že niektoré skreslenia sú závislé od polohy rezu. Tým, že neop-
ravíme obrazy rez po reze a použijeme globálnu afínnu transformáciu, tak obraz len
nedostatočne opravíme, pretože globálna transformácia je odvodená iba priemerne
na celý objem [9].
1afínna transformácia je každá geometrická transformácia, ktorá zachováva invariantnú ne-
vlastnú priamku roviny
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3.2 Účinky magnetickej susceptibility
Účinky magnetickej susceptibility nemôžeme nikdy celkom opraviť ani ovplyvniť.
Je to vlastnosť každého materiálu alebo prostredia, takže s ich účinkami musíme
vždy počítať. Účinky magnetickej susceptibility, i keď sú stále prítomné a nemôžeme
ich odstrániť, dajú sa čiastočne eliminovať najmä pri „post-procesingu“.
3.2.1 Dopad účinkov magnetickej susceptibility
Magnetická susceptibilita je vlastnosť materiálu, ktorá vlastne označuje stupeň
magnetizácie materiálu alebo látky v magnetickom poli. Každý materiál má svoju
magnetickú susceptibilitu. Rôzne hodnoty susceptibility na rozhraní môžu predsta-
vovať problém pri zobrazovaní pomocou NMR. Príkladom môže byť mozog, na okraji
mozgu sa vyskytuje rozhranie lebečnej kosti a mozgového tkaniva, alebo snímanie
v oblasti nosných dutín okrem mozgového tkaniva a kosti máme vzduchovú oblasť
dutiny [12].
Rôzna susceptibilita látok v skúmanom vzorku narúša snímky. Účinkom magne-
tickej susceptibility v obrazoch spôsobuje posunutie maximálnej intenzity signálu,
ktoré môže spôsobiť stratu časti signálu alebo geometrické rušenie. Vypadnutý sig-
nál sa nachádza väčšinou v gradiente echo obrazu, odkiaľ ho môžeme dostať späť
a obnoviť ho. Pri geometrickom rušení však nehomogenita ovplyvňuje fázu mera-
ného signálu. V k-priestore2 to spôsobuje posun voxelov o množstvo úmerné ΔB.
Tento posun mení napr. anatomické vlastnosti videné v obraze.
3.2.2 Korekcia účinkov magnetickej susceptibility
Najčastejším riešením je meranie poľa 𝐵0 a použite retrospektívnej opravy skres-
lených údajov. Priame meranie 𝐵0 dosiahneme dodatočnou akvizíciou pri použití
bežného spin-echa alebo gradient-echa, kde fázový vývoj je úmerný:
Ω = (𝜔 + 𝛾Δ𝐵) · 𝑇E (3.1)
kde 𝜔 je Larmorova frekvencia nenarušeného poľa 𝐵0, 𝛾 je gyromagnetický pomer,
Δ B je nehomogenita magnetického poľa a 𝑇E je čas echa. Odhadom ΔB je možný
zisk dvoch skenov s rôznym echo časom a potom berieme rozdiel medzi ich fázami.
Taká mapa poľa umožňuje miestny posun vypočítaný voxel po voxele a geometrické
skreslenie je opravené. Tento postup je známy ako „unwarping“ [9].
2k-priestor je nejaká logická matica dát, zložená z voxelov, kde v riadkoch je frekvenčné kódo-
vanie a v stĺpcoch fázové kódovanie
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Obr. 3.3: a) Skreslený obraz účinkami magnetickej susceptibility, b) obraz po korekcii
magnetickej susceptibility [11]
Pri nežiaducich účinkoch susceptibility, ktoré indukujú skreslenie sa môže stať,
že intenzity susedných voxelov sa zlúčia do jedného. Inými slovami v jednej oblasti
sa vyskytne viac intenzít, ktoré každý voxel nezobrazí zvlášť, ale tieto intenzity sa
spriemerujú do jedného voxelu. V tomto prípade použitie „unwarpingu“ nie je rieše-
ním, pretože nezískame zlepšenie a tak musíme použiť alternatívne riešenie korekcie
[9].
Riešenie spočíva v získaní dvoch súborov dát, ktoré sú rovnaké, ale v k-priestore
majú opačný transverzálny smer. Takto získame dva skreslené obrazy, ktoré skombi-
nujeme a vytvoríme tak opravený obraz. Nestratíme pri tom žiadne informácie, ale
získame raz toľko dát, ako sa požaduje pri experimente. Takto získané orientačné
informácie sú lepšie uchované ako pri mapovaní magnetických polí.
3.3 Pohybový artefakt
Pohybový artefakt môžeme mať vo viacerých druhoch. Náhodný pohyb ako napr.
pohyb hlavou, pohyb očných viečok alebo prehĺtanie počas snímania nikdy neo-
vplyvníme. Pri väčšom pohybe ako spomínaný pohyb hlavou alebo pohyb končatín
spôsobuje poškodenie obrazu tak rozsiahle, že akákoľvek manipulácia s obrazom
nepomôže, pretože každé filtrovanie je použité za cenu straty signálu, čo je vo veľa
prípadoch nepripustiteľné. Ďaľšie pohybové artefakty sú spôsobené srdečným tepom
alebo dýchaním (viď obr. 3.5 a obr. 3.4). Pri srdečnom tepe skreslenie nie je tak
rozsiahle a obraz sa dá celkom dobre opraviť. Pre opravu alebo elimináciu artefaktu
srdečného tepu používame viac metód. To isté ako pre srdečný tep platí aj pre
artefakt spôsobený dýchaním.
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Najčastejším skreslením je vytvorenie tzv. duchov. Pohybom počas získavania
jedného snímku v obraze uvidíme ako keby dva krát to isté. Napr. ak pohneme ru-
kou, tak bude zobrazená v novej polohe a v predchádzajúcej polohe sa nám vytvorí jej
ďalší rozmazaný obraz, ktorý pripomína ducha alebo tiež uvidíme ako keby „čmuhy“
v trase pohybu. Pohyb, ktorý je vo vnútri tela, ako napr. srdečný tep v mozgu, spôso-
buje rozmazanie obrazu. V tomto prípade obraz mozgu nie je čitateľný a filtrácia je
nevyhnutná, ale pri strate signálu unikajú drobné detaily, ktoré môžu byť potrebné.
3.3.1 Korekcia pohybu končatín
Bežnou korekciou pohybu končatín je mechanická fixácia. Snímanie pomocou
NMR je celkom zdĺhavé a pacient sa veľmi často pohne. Pri takomto pohybe skúmanú
oblasť tela mechanicky zafixujeme proti pohybu. Je to najjednoduchší spôsob ako
eliminovať takýto pohyb.
Ak sa takýto artefakt vyskytne, môžeme použiť filtrovanie obrazu. Keďže pohyb
vytvára skreslenie vo fázovo-kódovacom smere, tak pozdĺž tohto smeru sa celý obraz
poškodzuje. Preto v tomto smere môžeme použiť filtráciu, ale ako už bolo spomenuté
je to za cenu straty signálu.
3.3.2 Korekcia pri srdečnom tepe
Srdečný tep tiež spôsobuje pohybový artefakt. Pohyb systolických častí rozma-
záva obraz, ako bolo spomenuté vyššie. Korekcia artefaktu spôsobeného srdečným
tepom je jednoduchá. Najčastejšie sa používa synchronizácia snímania s tepom. To
znamená, že snímanie obrazu prebehne pri stiahnutí alebo roztiahnutí systolických
častí. Takže na hruď pacienta sa umiestni senzor tepu, pomocou ktorého sa synch-
ronizuje snímanie. Predíde sa tak rozmazávaniu obrazov. Tak isto používame túto
korekciu aj pri dýchaní, snímame obraz pri nadýchnutí alebo vydýchnutí.
3.4 Aliasing
Aliasing artefakt vzniká v prípade, že je rozmer FOV (oblasť záujmu) menší
ako vyšetrovaná oblasť tela. Časť tela, ktorá leží za okrajom FOV sa na výslednom
obraze preklopí, respektíve zobrazí na opačnej strane MR obrazu. Je treba pozna-
menať, že obraz sa preklopí v smere kódovania. Jednou z možností ako predchádzať
vzniku tohto artefaktu je nastaviť FOV mimo snímaný objem v smere kódovania.
Druhým riešením, ako predísť vzniku tohto artefaktu je tzv. prevzorkovanie. V smere
frekvenčného kódovania prevzorkovania nespôsobí zvýšenie akvizičného času, na-
koľko v tomto smere dokáže systém vzorkovať dvakrát rýchlejšie. K zvýšeniu doby
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Obr. 3.4: Pohybový artefakt spôsobený dýchaním pri snímaní hrude [12]
Obr. 3.5: Obraz mozgu, na ľavej strane skreslený srdečným tepom [12]
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akvizície môže dôjsť pri prevzorkovávaní v smere fázového kódovania z dôvodu zvý-
šenia počtu krokov v smere fázového kódovania. Z tohoto dôvodu sa prevzorkovanie
používa práve v smere frekvenčného kódovania, kedy nedochádza k zvýšeniu doby
akvizície. Pri 3D sekvenciách sa môže aliasing artefakt vytvoriť vo všetkých troch
smeroch [12].
3.5 Vplyv b-faktoru na difúzne vážené obrazy
Podľa rovnice 2.14 môžeme vypočítať difúzny koeficient prostredníctvom apro-
ximácie poklesu vo veľkosti spinových éch meraných pre rôzne hodnoty b-faktoru.
Tento výpočet je použiteľný pre homogénne a heterogénne materiály. V heterogén-
nych materiáloch nám ukazuje oblasti s rôznou difúziou [8].
Veľkosť b-faktoru je daná parametrami pulzov difúznych gradientov. Zvýšenie
b-faktoru dosiahneme zväčšením veľkosti a dĺžky gradientu a tiež predĺžením ča-
sového odstupu medzi gradientami. Zväčšovanie týchto parametrov je obmedzené,
pretože sa zväčšuje vplyv vírivých prúdov na presnosť merania a generáciu artefak-
tov v obraze. Predlžovanie dĺžky gradientu a časového odstupu podstatne znižuje
pomer signál/šum v obraze, hlavne pre malé hodnoty D. Preto sa hľadajú optimálne
parametre gradientov [8].
Aproximáciou meraných vzťahov medzi intenzitami s a bez difúzneho gradientu
dostaneme difúzne vážený obraz. Obr. 3.6 ukazuje výsledné difúzne koeficienty sta-
novené aproximáciou päť nameraných snímkov s rôznymi difúznymi gradientami.
Graf je zostavený pre pozitívne a negatívne gradienty. Podľa grafu stačí robiť mera-
nia s gradientami s veľkosťou b = (116,7 s/m2; 207,4 s/m2; 324,1 s/m2) a následne
získané obrazy počítať podľa vzťahu 2.14 [8].
3.6 Účinky teploty na difúzne vážené obrazy
Princíp difúzie spočíva v pohybe molekúl. Preto namerané hodnoty intenzít di-
fúzne vážených obrazov sú závislé na teplote. Túto závislosť môžeme popísať rovni-
cou [8]:
𝐷 = 𝑘𝑇2 · 𝜋𝜂𝑟s , (3.2)
kde k - je Boltzmanova konštanta, T - je absolútna teplota vzorku, 𝜂 - viskozita
vzorku a 𝑟s - efektívny priemer molekuly.
Z rovnice 3.2 je zrejmé, že so zvyšujúcou teplotou prebieha difúzia rýchlejšie,
a tým môžeme namerať vyššie difúzne koeficienty. Nameraním vyšších difúznych
koeficientov budú oveľa jasnejšie difúzne vážené obrazy. Pri veľmi vysokých difúznych
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Obr. 3.6: Závislosť difúznych koeficientov na veľkosti b-faktoru [8]
koeficientoch bude tak svetlý obraz, že nebude možné čítať z obrazu. Preto pri meraní
sú odporúčané teploty okolo 20° C [8].
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4 KOREKCIA VEĽKOSTI DIFÚZNEHO
KOEFICIENTU
Táto kapitola je zameraná na korekciu artefaktov nemohogenity poľa a vírivých
prúdov pomocou vyhodnotenia z dvoch obrazov, z troch obrazov a aproximácie
difúzne vážených obrazov. Vyhodnotenie z dvoch obrazov je rozdelené na dve časti,
kedy sa počíta s obrazmi s kladným gradientom a záporným gradientom. Pre účely
počítania boli použité programy Matlab a Marevisi.
Cieľom skúmania spomenutých metód je korekcia artefaktov v difúzne vážených
obrazoch, ktoré sú spôsobené nehomogenitou poľa vírivými prúdmi. Použité dáta sú
obrazy izotropného vzorku. Izotropným vzorkom bola deionizovaná voda, jej známa
hodnota difuzivity je 2,376E-09 s/m2. K tejto hodnote sú vztiahnuté všetky výsledky
jednotlivých metód. Pri chybnom meraní difúzneho koeficientu som vyskúšal naviac
vyhodnotenie z troch obrazov. Očakávaným výsledkom bolo zníženie chyby mera-
nia, pretože by sa mali kompenzovať chyby v obrazoch snímané gradientmi opačnej
polarity.
Obrazy boli snímané tomografom so statickým magnetickým poľom B0 = 4 T
na Ústave prístrojovej techniky Akadémie vied ČR v Brne. Parametre merania sú







Tab. 4.1: Tabuľka nastavených parametrov merania magnetickej rezonancie
Pred meraním do systému boli zadané hodnoty b-faktoru (−4,96E+07 s/m2,
−1,12E+08 s/m2, −1,98E+08 s/m2, −3,1E+08 s/m2) pre všetky smery rovnaké.
Avšak pri výpočtoch boli použité iné hodnoty, ktoré boli počas merania odčítané z
osciloskopu a boli považované za reálne hodnoty b-faktoru.
4.1 Vyhodnotenie z dvoch obrazov
Pre výpočet je najprv treba obrazy previesť z k-priestoru do obrazového pries-
toru. Ako prvú operáciu je nutné použiť inverznú diskrétnu Fourierovu transformáciu
(IDFT). Tým dostaneme obraz z k-priestoru do obrazovej oblasti. Výsledný obraz
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ešte nie je správny, pretože celý obraz je posunutý do strán. Z tohto dôvodu je
potrebné aplikovať IFFT posun. Táto operácia presunie všetky nulové frekvenčné
zložky do stredu poľa.
Po tejto operácii máme pripravené obrazy pre počítanie. Využitá je jednoduchá
rovnica na výpočet difúzie v NMR obrazoch 2.14, kde S je obraz s kladným gra-
dientom alebo obraz so záporným gradientom. Z takto upravenej rovnice vyjadríme
difúzny koeficient D, čo bude zodpovedať nášmu výslednému obrazu. Vyjadrená di-





Takto vypočítaný obraz má komplexný tvar, takže pred jeho zobrazením ho mu-
síme previesť do absolútnej hodnoty. Teraz už pomocou programu Marevisi môžeme
vyčítať difúziu meraného vzorku. Jedná sa o priemernú hodnotu. Takýmto spôsobom
zistíme difúziu v každom smere a pre všetky hodnoty gradientov.
Ešte je treba vypočítať odchýlku merania:
𝛿 = 𝐷 −𝐷ref
𝐷ref
* 100, (4.2)
kde D je nami zistená difúzia a 𝐷ref je referenčná hodnota difúzie.
Vyhodnotenie z dvoch obrazov sa člení na dve rozdielne časti:
1. Vyhodnotenie s kladným gradientom
2. Vyhodnotenie so záporným gradientom
4.1.1 Vyhodnotenie dvoch obrazov s kladným gradientom
Pri počítaní sa do rovnice 4.1 za S dosadí 𝑆+, čiže dosadíme obraz s kladným
gradientom. V tabuľkách 4.2, 4.3 a 4.4 sú uvedené hodnoty difuzivity, získané touto
metódou pri jednotlivých hodnotách gradientov DAC a nim zodpovedajúcim hod-
notám b-faktoru, a jej odchýlku od referenčnej hodnoty. Každá tabuľka zobrazuje
hodnoty pre jednu súradnú os, ktoré sú označené GDX, GDY a GDZ, kde posledné
písmeno určuje os, čiže x, y a z. Pod tabuľkami je zobrazená závislosť difuzivity
a odchýlky merania difuzivity na veľkosti gradientu obr. 4.1. Na ľavej strane je os
difuzivity, na pravej je os odchýlky merania difuzivity. Priebehy označené ako GDX,
GDY a GDZ udávajú závislosť difuzivity a priebehy označené GDX_𝛿 , GDY_𝛿
a GDZ_𝛿 sú priebehmi odchýlky merania difuzivity. Každý priebeh zobrazuje zá-
vislosť v jednej ose. Je vidno, že s rastúcou hodnotou gradientu difuzivity klesá,
teda približuje sa k referenčnej hodnote 2,376E-09 s/m2. Tým sa teda zmenšuje aj
odchýlka merania difuzivity, ale pre os y sa naopak difuzivita zväčšuje, no približuje
sa k referenčnej hodnote, takže aj tu odchýlka merania difuzivity klesá. Porovnanie
s ostatnými metódami je uvedené v kapitole 4.4.
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Tab. 4.2: Tabuľka vyhodnotenia z dvoch obrazov s kladným gradientom pre os x
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDX 10000 −4,87E+07 2,69E-09 13,3
GDX 15000 −1,10E+08 2,60E-09 9,5118
GDX 20000 −1,95E+08 2,55E-09 7,1549
GDX 25000 −3,04E+08 2,51E-09 5,6397
Tab. 4.3: Tabuľka vyhodnotenia z dvoch obrazov s kladným gradientom pre os y
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDY 10000 −5,30E+07 1,77E-09 −25,505
GDY 15000 −1,19E+08 1,85E-09 −22,222
GDY 20000 −2,12E+08 1,96E-09 −17,551
GDY 25000 −3,31E+08 1,96E-09 −17,593
Tab. 4.4: Tabuľka vyhodnotenia z dvoch obrazov s kladným gradientom pre os z
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDZ 10000 −6,02E+07 2,76E-09 16,077
GDZ 15000 −1,36E+08 2,55E-09 7,1970
GDZ 20000 −2,41E+08 2,46E-09 3,3249
GDZ 25000 −3,76E+08 2,42E-09 1,8098
Obr. 4.1: Graf závislosti difuzivity a chyby merania difuzivity na veľkosti gradientu
pre vyhodnotenie z dvoch obrazov s kladným gradientom
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4.1.2 Vyhodnotenie z dvoch obrazov so záporným
gradientom
Pri tejto metóde sa do rovnice 4.1 za S dosadí 𝑆−, teda dosadíme obraz so zápor-
ným gradientom. Zo získaných výsledkov bola získaná difuzivita, ktorá je uvedená
aj s odchýlkou merania difuzivity v tabuľkách 4.5, 4.6 a 4.7. Týmto hodnotám prí-
sluší veľkosť gradientu a hodnota b-faktoru. Pre každú os je jedna tabuľka. Z týchto
tabuliek sú vynesené priebehy v obr. 4.2, kde GDX, GDY a GDZ zobrazujú závislosť
difuzivity a GDX_𝛿, GDY_𝛿 a GDZ_𝛿 znázorňujú priebehy odchýlky merania difu-
zivity. Z priebehov je vidieť, že so stúpajúcou hodnotou gradientu rastie aj hodnota
difuzivity smerom k referenčnej hodnote. Logicky sa odchýlka merania difuzivity
zmenšuje. Opäť je porovnanie s ostatnými metódami uvedené v kapitole 4.4
Tab. 4.5: Tabuľka vyhodnotenia z dvoch obrazov so záporným gradientom pre os x
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDX 10000 −4,87E+07 1,67E-09 −29,545
GDX 15000 −1,10E+08 1,87E-09 −21,465
GDX 20000 −1,95E+08 1,97E-09 −17,003
GDX 25000 −3,04E+08 2,04E-09 −14,310
Tab. 4.6: Tabuľka vyhodnotenia z dvoch obrazov so záporným gradientom pre os y
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDY 10000 −5,30E+07 1,74E-09 −26,726
GDY 15000 −1,19E+08 2,08E-09 −12,332
GDY 20000 −2,12E+08 2,05E-09 −13,889
GDY 25000 −3,31E+08 2,07E-09 −12,753
Tab. 4.7: Tabuľka vyhodnotenia z dvoch obrazov so záporným gradientom pre os z
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDZ 10000 −6,02E+07 2,06E-09 −13,173
GDZ 15000 −1,36E+08 2,04E-09 −13,973
GDZ 20000 −2,41E+08 2,11E-09 −11,406
GDZ 25000 −3,76E+08 2,13E-09 −10,48
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Obr. 4.2: Graf závislosti difuzivity a chyby merania difuzivity na veľkosti gradientu
pre vyhodnotenie z dvoch obrazov so záporným gradientom
4.2 Vyhodnotenie z troch obrazov
Na výpočet z troch obrazov potrebujeme obrazy nasnímané bez gradientu, s klad-
ným gradientom, aj záporným gradientom o rovnakej veľkosti. Je jasné, že potrebu-
jeme viac obrazov, takže sa zvýši doba získania potrebných dát. Vieme, že vznikajú
odchýlky v kladnom gradiente, tzn. v kladnom smere, aj v zápornom gradiente, tzn.
v zápornom smere. Táto metóda by mala čo najviac eliminovať vplyv nehomoge-
nity poľa aj vírivých prúdov. Také očakávania sú, pretože priemerom kladného aj
záporného gradientu by sme teoreticky mali získať korigovaný obraz bez artefaktov.
V tejto metóde opäť musíme previesť obrazy z k-priestoru do obrazovej oblasti.




kde 𝑆+ je obraz s kladným gradientom a 𝑆− so záporným gradientom. Z tejto rovnice





Po takomto výpočte opäť výsledok prevedieme do absolútnej hodnoty a v programe
Marevisi odčítame hodnotu difúzie. Potom dopočítame odchýlky merania difuzivity
podľa rovnice 4.2
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Získané hodnoty difuzivity a odchýlky merania difuzivity s príslušnými hodno-
tami gradientu a b-faktoru sú uvedené v tabuľkách 4.8, 4.9, a 4.10, každá tabuľka
je pre jednu príslušnú os. Na obr. 4.3 sú znázornené priebehy difuzivity a odchýlok
merania difuzivity v závislosti na veľkosti gradientu. Označenie GDX, GDY a GDZ
označujú priebehy difuzivity a GDX_𝛿, GDY_𝛿 a GDZ_𝛿 príslušia priebehom od-
chýlok merania difuzivity. Z priebehov je jasné, že so zvyšujúcou hodnotou gradientu
sa hodnoty difuzivity pomaly ustalujú a stávajú sa takmer konštantné.
Tab. 4.8: Tabuľka vyhodnotenia z troch obrazov pre os x
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDX 10000 −4,87E+07 2,17E-09 −8,5859
GDX 15000 −1,10E+08 2,23E-09 −6,1027
GDX 20000 −1,95E+08 2,26E-09 −4,9242
GDX 25000 −3,04E+08 2,27E-09 −4,3350
Tab. 4.9: Tabuľka vyhodnotenia z troch obrazov pre os y
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDY 10000 −5,30E+07 1,87E-09 −21,507
GDY 15000 −1,19E+08 1,97E-09 −17,214
GDY 20000 −2,12E+08 2,00E-09 −15,741
GDY 25000 −3,31E+08 2,01E-09 −15,236
Tab. 4.10: Tabuľka vyhodnotenia z troch obrazov pre os z
Súradnice DAC b [m2/s] D [m2/s] 𝛿 [%]
GDZ 10000 −6,02E+07 2,42E-09 1,6835
GDZ 15000 −1,36E+08 2,30E-09 −3,1987
GDZ 20000 −2,41E+08 2,28E-09 −3,9983
GDZ 25000 −3,76E+08 2,27E-09 −4,3350
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Obr. 4.3: Graf závislosti difuzivity a chyby merania difuzivity na veľkosti gradientov
pre vyhodnotenie z troch obrazov
4.3 Aproximácia difúzne vážených obrazov
Ďalšou metódou na eliminovanie artefaktov je aproximácia difúzne vážených ob-
razov. Táto metóda je náročnejšia na spracovanie, no očakávané sú najmenšie od-
chýlky merania difuzivity. Taktiež je aj časovo náročná na získanie potrebných dát.
Už z názvu vyplýva, že výsledky boli získané z grafov. Najprv bol potrebný vý-
počet pre kladné aj záporné gradienty zvlášť. Pred výpočtom je potrebné si opäť
previesť obrazy z k-priestoru do obrazovej oblasti obdobným spôsobom, aký je opí-
saný v kapitole 4.2. Ďalej si upravíme rovnicu 2.3, aby sme po výpočte a následným





V Matlabe si prevedené obrazy z k-priestoru vypočítame ako ľavú stranu rovnice
4.5. Po vypočítaní ľavej strany rovnice 4.5 pre záporný aj kladný gradient môžeme
začať so samotnou aproximáciou.
Aproximácia bola urobená z 5, 4, 3 a 2 obrazov. Do grafu vynesieme na os
x vypočítanú ľavú stranu rovnice 4.5 a na os y b-faktory. Takto dostaneme v grafe
priamku a pri preložení spojnicou trendu dostávame rovnicu regresie, ktorá má tvar:
𝑦 = 𝑥 * 𝑘, (4.6)
26
kde k je smernica a jej hodnota udáva difúziu D, x a y zodpovedajú hodnotám
z grafu. Takto dostaneme dve tabuľky pre obrazy s kladným a záporným gradien-
tom. Výslednú difúziu nakoniec dostávame ako priemernú hodnotu difúzie získanej
z obrazov pri kladných a záporných gradientoch.
Získané výsledky difuzivity a odchýlky merania difuzivity, ktoré zodpovedajú
počtu aproximovaných obrazov, sú uvedené v nasledujúcich tabuľkách 4.11, 4.12 a
4.13. Závislosti difuzivity a odchýlky merania difuzivity na počte aproximovaných
obrazov pre každú os sú zobrazené na obr. 4.4, označenia priebehov sú zhodné s
označeniami z predchádzajúcich kapitol.
Tab. 4.11: Tabuľka aproximácie difúzne vážených obrazov pre os x
Súradnice Počet obrazov D [m2/s] 𝛿 [%]
GDX 5 2,2589E-09 −4,926
GDX 4 2,2770E-09 −4,167
GDX 3 2,2889E-09 −3,666
GDX 2 2,4626E-09 3,643
Tab. 4.12: Tabuľka aproximácie difúzne vážených obrazov pre os y
Súradnice Počet obrazov D [m2/s] 𝛿 [%]
GDY 5 2,0234E-09 −14,84
GDY 4 2,0417E-09 −14,07
GDY 3 2,0424E-09 −14,04
GDY 2 2,0396E-09 −14,16
Tab. 4.13: Tabuľka aproximácie pre difúzne vážených obrazov os z
Súradnice Počet obrazov D [m2/s] 𝛿 [%]
GDZ 5 2,2633E-09 −4,475
GDZ 4 2,2667E-09 −4,602
GDZ 3 2,2594E-09 −4,910
GDZ 2 2,2586E-09 −4,943
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Obr. 4.4: Graf závislosti difuzivity a chyby merania difuzivity na veľkosti gradientu
pre aproximované obrazy
4.4 Porovnanie výsledkov
Najskôr porovnám výsledky presnosti merania difuzivity vyhodnotenia z troch
a dvoch obrazov. Závislosti sú zobrazené na obr. 4.5, kde označenia GDX, GDY
a GDZ príslušia jednotlivým osám a v zátvorke sú uvedené metódy (3 obrazy –
vyhodnotenie z troch obrazov, 2 obrazy + – vyhodnotenie z dvoch obrazov s kladným
gradientom a 2 obrazy − – vyhodnotenie z dvoch obrazov so záporným gradientom).
Z obr. 4.5 je vidno, že metódy vyhodnotenia z troch obrazov a vyhodnotenia
z dvoch obrazov, je vhodné používať pre gradienty vyššie ako 15 000. Všimnúť si
tiež môžeme, že pri oboch metódach nie je vhodné robiť meranie v ose y, pretože
chyba je nad 15 %, čo je spôsobené buď nesprávnym nastavením gradientu v tejto
ose alebo väčším výskytom artefaktov ako v ostatných osách. Zatiaľ čo v ose z sú
výsledky chyby pod 5 % a v ose x v rozsahu od 4,34 do 9,5 %. Ďalej je z obr. 4.5
vidno, že metódu vyhodnotenia z dvoch obrazov so záporným gradientom nie je
vhodné používať kvôli veľkej nepresnosti.
Z hľadiska presnosti môžeme posúdiť, že najpresnejšie je vyhodnotenie z troch
obrazov, kvôli zdĺhavému procesu získavania obrazov hodnotím ako najvýhodnejšie
vyhodnotenie dvoch z obrazov s kladným gradientom. Práve táto metóda je menej
28
Obr. 4.5: Graf závislosti odchýlky merania difuzivity na veľkosti gradientu pre me-
tódy vyhodnotenia z troch a z dvoch obrazov
Obr. 4.6: Graf závislosti odchýlky merania difuzivity na veľkosti gradientu pre me-
tódu aproximácie difúzne vážených obrazov
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časovo náročná na získanie potrebných obrazov a jej spracovanie je o niečo ľahšie
a v porovnaní s metódou vyhodnotenia z troch obrazov má približne rovnako presné
výsledky.
Ďalšie porovnanie sa týka výsledkov aproximácie difúzne vážených obrazov. Po-
rovnanie sa týka aproximácie z obrazov s kladným gradientom (GDX(+), GDY(+),
GDZ(+)), so záporným gradientom (GDX(−), GDY(−),GDZ(−)) a ich priemerom
(GDX(priemer), GDY(priemer), GDZ(priemer)). V zátvorkách sú uvedné označenia
metód aproximácie tak, ako sa nachádzajú v legende grafu 4.6.
Z priebehu na obr. 4.6 najpresnejšie výsledky dostávame pri meraní s kladným
gradientom pre osy x a z. Je vidno, že v ose z sú veľmi presné výsledky pre všetky
obrazy, takže v tomto prípade môžeme hovoriť o zlepšení. Pre os x sú výsledky
pod 5 %, ale len pre 3 a viac aproximovaných obrazov. Výsledky priemernej hodnoty
sú tiež celkom prijateľné, kde sa chyba pohybuje okolo 5 %, avšak opäť pre osy x a z.
Ale vzhľadom na časové spracovanie a na čas získania potrebných údajov sa určite
oplatí aproximácia obrazov s kladným gradientom. Pre záporné gradienty je chyba
relatívne veľká a pohybuje sa v okolí 10 %.
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5 FILTRÁCIA
Ďalšou možnosťou korekcie artefaktov je filtrácia. Filtrovaním získavame zlepše-
nie poškodených obrazov, ale vždy nás to stojí určitú stratu informácie. Filtrovanie
zahŕňa v sebe viac operácií – potlačenie šumu, vyhladzovanie obrazu, prahovanie
obrazu, detekcia hrán a veľa iných.
Pre potlačenie šumu sú používané dve skupiny filtrov:
1. Lineárne filtre
2. Nelineárne filtre
Lineárne filtre sú nezávislé na polohe v obraze, teda celý obraz filtrujú nezávisle
na obsiahnutej informácii. Medzi také filtre zaraďujeme Gaussov filter, priemerova-
nie, Wienerov filter alebo dolnú priepusť. Gaussov filter je v podstate konvolúcia
s maskou, ktorej elementy sú určené Gaussovskými funkciami. Pri priemerovaní
sa do každého pixelu zapisuje hodnota priemeru aktuálneho pixelu a jeho okolia.
Wienerov filter pozná spektrálne vlastnosti obrazu a snaží sa o lineárnu časovú in-
varianciu, čím sa najviac približuje k obrazu bez šumu. Dolná priepusť prepúšťa len
nízke frekvencie, aplikuje sa pomocou malej konvolučnej matice alebo násobením
frekvenčnej charakteristiky filtra s celou frekvenčnou charakteristikou obrazu.
Nelineárne filtre odstraňujú šum, vyhladzujú obraz a zároveň nestrácajú toľko
detailov. Medzi nelineárne filtre patrí prahovanie vlnkových koeficientov, Mediá-
nový filter, konzervatívne vyhladenie a iné. Prahovanie vlnkových koeficientov najprv
spočíta diskrétnu vlnkovú transformáciu a potom aplikuje prahovanie(mäkké alebo
tvrdé). Mediánový filter vyberie pixel na spracovanie a jeho okolie, z ktorých je vy-
počítaný medián a jeho hodnota zapísaná do spracovávaného pixela. Konzervatívne
vyhladenie sa najprv snaží detekovať vadné pixely, potom z okolitých pixelov určí
minimum a maximum, a ak hodnota pixelu prekračuje tieto medze je nahradený
novou hodnotou (buď minimom alebo maximom). Ak sa hodnota pixelu nachádza
v týchto medziach, nevykoná sa žiadna zmena.
Filtre sú len ďalšou možnosťou korekcie artefaktov. Táto práca sa však filtráciou
nezaoberá a preto sú popísané filtre len okrajovo.
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6 ZÁVER
Práca sa zamerala najmä na artefakty difúzne vážených obrazov a ich korekciu.
V experimentálnej časti sa otestovali tri korekčné metódy, vyhodnotenie z dvoch
a troch obrazov a aproximácia difúzne vážených obrazov. V každej metóde sa použí-
vali dáta získané tomografom so statickým magnetickým poľom
𝐵0 = 4 T, ktorý poskytol Ústav prístrojovej techniky Akadémie vied ČR v Brne.
Vyhodnotenie z dvoch obrazov je rozdelené na dve časti. V prvej časti sa vy-
hodnocujú obrazy s kladným difúznym gradientom a bez gradientu. Táto metóda
je celkom presná pre hodnoty gradientu nad G = 15 000 DAC. Táto metóda je vý-
hodná najmä z časového hľadiska. Potrebujeme len 2 obrazy pre získanie opraveného
obrazu a aj celkom málo času na spracovanie. Druhá časť obsahuje vyhodnotenie
z dvoch obrazov so záporným difúznym gradientom. Táto metóda sa dá označiť ako
nepoužiteľná, pretože chyby sú nad 10 % pre každú os snímania.
Vyhodnotenie z troch obrazov sa týka vyhodnotenia z obrazu s kladným gra-
dientom, záporným gradientom a bez gradientu. Oproti vyhodnoteniu z dvoch ob-
razov s kladným gradientom sú o niečo lepšie výsledky, tiež v hodnotách gradientov
nad G = 15 000 DAC. Táto metóda je výhodná z hľadiska presnosti. Potrebujeme
však na vyhodnotenie až 3 obrazy, čo je dlhší čas na získanie potrebných dát a tým
pádom aj na spracovanie.
Metóda aproximácie difúzne vážených obrazov bola vyhodnotená pre obrazy
s kladným gradientom, so záporným gradientom a tiež pre ich priemer. V ose z
som dosiahol najpresnejšie výsledky, ale len pre aproximáciu obrazov s kladným
obrazom, kde chyba dosahuje max 1,5 %. Pre aproximáciu obrazov s kladným gra-
dientom pre os x sú tiež dobré výsledky do 3,64 %, to platí pre aproximáciu pre 3 a
viac obrazov. Aproximácia pre obrazy so záporným gradientom je nepresná, chyba
merania sa pohybuje od 8,4 do 14,64 %. Ich priemerom sme získali celkom presné
výsledky, avšak vzhľadom na presnosť aproximácie z obrazov s kladným obrazom
sa priemerovanie neoplatí. Potrebujeme veľa dát na spracovanie, čo je časovo ná-
ročné a bez výrazného zlepšenia výsledkov. Z aproximácie obrazov sa teda najviac
oplatí aproximovať 3 a viac obrazov s kladným gradientom. Dosahujeme nízku chybu
merania. No táto metóda má nevýhodu, že potrebujeme získať množstvo dát.
Najpresnejšia metóda z uvedených je aproximácia obrazov s kladným gradientom,
očakávaná najpresnejšia metóda bola vyhodnotenie z troch obrazov, pretože chyby
v obrazoch s kladným a záporným gradientom sa teoreticky mali úplne vykompen-
zovať. Pred použitím metódy aproximácie by sa mala zohľadniť časová náročnosť na
získanie potrebných dát. Časovo najlepšia metóda, s celkom presnými hodnotami,
je vyhodnotenie z dvoch obrazov s kladným gradientom. Oproti aproximácii získa-
vame však horšie výsledky. Ako kompromis medzi týmito metódami aj z hľadiska
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časového, ale aj presnosti, by som volil vyhodnotenie z troch obrazov. Dosahujeme
o niečo lepšie výsledky než pri vyhodnotení z dvoch obrazov s kladným gradien-
tom a pritom potrebujeme len o jeden obraz viac. Tieto metódy sú vhodné hlavne
pre meranie izotropných vzorkov.
Výsledky pre os y boli veľmi nepresné, čo mohlo byť spôsobené väčším výsky-
tom artefaktov v tomto smere prípadne zlým nastavením b-faktoru. Kvôli vysokým
nepresnostiam som sa výsledkami v tejto osy veľmi nezaoberal. Najpodstatnejšie sú
však výsledky v ose z. Táto os sa používa na všetky reálne merania. Osy x a y som
testoval len experimentálne.
Inou možnosťou korekcie artefaktov je filtrovanie obrazov. Touto metódou som
sa však nezaoberal, ale bolo potrebné túto metódu spomenúť, keďže je práca za-
meraná na korekciu artefaktov. Vybral som radšej metódu vyhodnotení obrazov a
aproximáciu difúzne vážených obrazov.
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ZOZNAM SYMBOLOV, VELIČÍN A SKRATIEK
ADC Apparent Diffusion Coefficient
b Konštanta udávajúca citlivosť sekvencie vo vzťahu k difúzii
B0 Indukcia homogénneho magnetického poľa
DAC Veľkosť gradientného pulzu
D Difúzny koeficient
Dref Referenčná hodnota difúzneho koeficientu
DWI Diffusion Weighted Imaging – difúzne vážené zobrazovani
DTI Diffusion Tensor Imaging – zobrazovanie difúznym tenzorom
FID Free Induction Decey – signál volnej precesie
FOV Field Of View – oblasť záujmu
G Gradient
GE Gradient echo
GDX Gradient v ose x
GDY Gradient v ose y
GDZ Gradient v ose z
Gx Gradientné pole v ose x
Gy Gradientné pole v ose y
Gz gradientné pole v ose z
IDFT Inversion Discrete Fourier Transform – inverzná diskrétna Fourierova
transformácia
IFFT Inversion Fast Fourier Transform – inverzná rýchla Fourierova transformácia
k Boltzmanova konštanta
M Vektor magnetizácie
M0 Veľkosť vektoru magnetizácie v stave termodynamickej rovnováhy
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MRI Magnetic Resonance Imaging – zobrazovanie magnetickou rezonanciou
NMR Nuclear Magnetic Resonance – nukleárna magnetická rezonancia
RF Rádiofrekvenčný signál
S Intenzita signálu s difúziou
S0 Intenzita signálu bez difúzie
Obraz snímaný bez gradientu
S+ Obraz snímaný pomocou kladného gradientu
S− Obraz snímaný pomocou záporného gradientu
SE Spin echo
T Absolútna teplota vzorku
T1 Spin-mriežkový relaxačný čas
T2 Spin-spinový relaxačný čas
T *2 Efektívna priečna relaxačná doba
TE Čas echa
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